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En esta investigación se realiza la modelación tridimensional del miembro residual de un amputado transfemoral que 
incluye la piel, el tejido graso, el músculo y el fémur residual. Se establecen las condiciones de carga para la fase de 
apoyo durante el ciclo de la marcha normal, la bipedestación y la marcha por escaleras de un amputado transfemoral 
de 88 kg y una estatura de 1.7 m. Se realizó un análisis de la incidencia de las condiciones de carga sobre los esfuerzos 
y deformaciones en el tejido muscular, para establecer su influencia sobre la generación de úlceras por presión internas 
en el miembro residual del amputado. Del análisis se obtuvo que el esfuerzo a compresión promedio más alto es 
cercano a 18.6 kPa y la deformación promedio más alta a compresión es de 56.8 %, esto sucede cuando se realiza 
marcha por escaleras o superficies inclinadas. La mayor concentración de esfuerzo y deformación se presenta en la 
zona distal del fémur residual en el tejido muscular. 
 
PALABRAS CLAVE: Úlceras por presión; úlceras por presión internas; UP; UPI; amputado transfemoral; elementos 




In this research, three-dimensional modeling of the residual limb of a transfemoral amputee is performed, which 
includes skin, fat tissue, muscle and residual femur. The loading conditions are established for the support phase during 
the normal gait cycle, the standing and walking through stairs of a transfemoral amputee of 88 kg and a height of 1.7 
m. An analysis of the incidence of load conditions on the stresses and deformations in muscle tissue was made to 
establish its influence on the development of deep tissue injuries (DTI) in the residual limb of the amputee. From the 
analysis it was obtained that the average compressive stress is close to 18.6 kPa and the highest average strain at 
compression is 56.8%, it happens when the individual is walking through stairs or slope. The maximum concentration 
of stress and strain occurs in the distal area of the residual femur in muscle tissue. 
 
KEYWORDS: Pressure ulcers; deep pressure ulcers; deep tissue injury; PU; DPU; transfemoral amputation; finite 
element; FE; biomechanics. 
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1. INTRODUCCIÓN 
 
Las personas con movilidad reducida están propensos a 
padecer heridas internas o superficiales, conocidas como 
úlceras por presión (UP); en el caso de las heridas 
superficiales su detección es notoria y se pueden tratar 
con mayor facilidad, cuando se trata de heridas internas 
el avance puede ser progresivo y silencioso de tal forma 
que cuando son detectadas tienen un estado avanzado y 
de difícil tratamiento. Las UP se caracterizan por ser 
lesiones que afectan las células de los tejidos blandos 
debido a las cargas combinadas que se aplican en estos. 
En personas con amputación transfemoral el proceso de 
calzado de la prótesis y el ciclo de la marcha generan 
esfuerzos en zonas de la dermis que están en contacto con 
la prótesis, a su vez las reacciones generadas se 
transmiten a los tejidos internos provocando esfuerzos y 
deformaciones que se reflejan en la zona distal del fémur 
residual y el músculo esquelético que está próximo al 
hueso. Por las reacciones desarrolladas es posible que se 
puedan generar UP superficiales en las zonas de la piel 
que están en contacto con la prótesis y UP internas en las 
zonas musculares que están próximas a las prominencias 
óseas. 
 
Las presiones admisibles y la aparición de las UP son 
función de las características propias de cada individuo 
[1], [2]. Hay una serie de factores que pueden contribuir 
al daño en el tejido, como es el caso de la exposición a 
cargas prolongadas, que pueden disminuir la capacidad 
del organismo de transportar nutrientes y oxígeno a los 
tejidos, produciendo así la muerte celular [3]. Se ha 
notado que el factor principal que influye en la 
generación de las heridas internas es la presencia de 
esfuerzos cortantes excesivos en los tejidos. Las UP se 
desarrollan en los tejidos blandos (piel y músculo), la 
evolución de las heridas varía de un individuo a otro [4]. 
Es posible hacer una determinación de la relación que 
hay entre las cargas aplicadas y las deformaciones 
inducidas por las cargas aplicadas, donde se muestra que 
un aumento en las cargas refleja un aumento en las 
deformaciones presentes en el tejido y que los esfuerzos 
por compresión y las deformaciones que se presentan por 
los desplazamientos, se ven reflejadas directamente en el 
tejido muscular. El umbral de esfuerzos y deformaciones 
que afectan las células del tejido muscular no está 
definido en personas con amputación, sin embargo en 
estudios realizados por Gefen et al [5], las UP internas se 
pueden generar en el tejido interno cuando se encuentra 
bajo la acción de presiones que están por encima del 
umbral de muerte celular de 32 kPa en un lapso de tiempo 
de una hora, para células de tejido muscular animal, y 
cuando se presentan deformaciones de 65 % por tiempos 
de exposición mayores a una hora las células de un tejido 
muscular artificial se pueden ver afectadas [6]. 
El nivel de esfuerzo que se puede soportar sin que se 
presente un alto riesgo de desarrollar UP está 
determinado por el tiempo que permanezca el paciente 
bajo los efectos de las cargas. 
 
En esta investigación se busca desarrollar estrategias de 
prevención, para evitar la generación de heridas internas 
(UPIs) en amputados transfemorales, por tal razón, se 
realizó un análisis por elementos finitos del miembro 
residual de un amputado transfemoral para establecer la 
tendencia y las zonas de concentración de esfuerzos y 
deformaciones, que pueden causar úlceras por presión 
internas en el muñón del paciente. El modelo 
tridimensional incluyó la piel, el tejido graso, el músculo, 
el fémur residual y el socket de la prótesis. Para 
determinar los esfuerzos y deformaciones en el muñón se 
tuvo en cuenta el proceso de calzado de la prótesis y las 
cargas generadas en la fase de apoyo de la marcha 
normal, bipedestación y monopedastación por escaleras 
o superficies inclinadas.  
 
Los resultados de esta investigación pueden ser útiles 
para apoyar las estrategias de prevención de las UPIs en 
pacientes que sufren de cuadriplejía o paraplejía, que 





Para determinar los esfuerzos y deformaciones en el 
muñón causados por las condiciones de carga, se tomó 
como referencia el modelo multicapa de un muñón con 
espesor de tejido adiposo de 10 mm y longitud del 
miembro residual de 23 cm de un paciente con 
amputación transfemoral de 1.7 m de estatura y una masa 
de 88 kg. Las condiciones de carga aplicadas fueron las 
generadas durante la fase de apoyo de la marcha, el apoyo 
en bipedestación, monopedestación por escaleras o 
superficies inclinadas y el calzado de la prótesis. Se 
emplearon modelos hiperelásticos para modelar los 
tejidos blandos y modelos elásticos para los demás 
elementos. El modelado y análisis se llevó a cabo de 
acuerdo a los siguientes pasos: 
 
2.1. Datos antropométricos 
 
Para la desarrollo del estudio se construye un modelo 
genérico del muñón de un amputado transfemoral, 
partiendo de datos encontrados en diferentes estudios 
antropométricos donde se establecen las dimensiones de 
las extremidades del cuerpo [7]. El espesor de tejido 
adiposo y la longitud del miembro residual son 10 mm y 
23 cm respectivamente de acuerdo en lo obtenido en [8]. 
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2.2. Modelos CAD del muñón y el socket 
 
Con el objetivo de obtener la distribución y magnitud de 
los esfuerzos y deformaciones que se desarrollan en el 
tejido interno del muñón de un paciente amputado 
transfemoral, se desarrolla un modelo multicapa del 
muñón dividido en tres partes: músculo, grasa y piel. El 
modelo se construye a partir de la información presentada 
en [7], [9]–[11]. En la Figura 1, se muestra la 
representación multicapa del modelo. 
 
 
Figura 1. Modelo residual amputado transfemoral. Fuente. 
Elaboración propia. 
 
La representación del modelo CAD construido se puede 
ver en la siguiente figura. 
 
 
Figura 2. Modelos CAD (a) Socket, (b) Muñón multicapa y (c) 
Hueso. Fuente. Elaboración propia. 
 
El procedimiento de construcción del modelo se realizó 
empleando el programa SolidWorks versión 2010. 
 
2.3. Modelos numéricos interacción socket - muñón 
 
Una vez con el modelo construido, se procedió a realizar 
el respectivo modelo de elementos finitos, empleando el 
software ANSYS versión 14. Se utilizó un modelo 
explicito debido a las características del sistema, donde 
se hace la emulación del proceso de calzado del socket, a 
causa de este proceso se desarrollan estados de esfuerzos 
y deformaciones iniciales en los tejidos blandos del 
muñón, posteriormente se aplicaron las reacciones 
generadas por las diferentes condiciones de carga, de los 
resultados y esfuerzos que se desarrollan se determinó la 
influencia del tipo de carga en la generación de úlceras 
por presión en el tejido muscular. 
 
2.4. Propiedades de los materiales 
 
Para las propiedades mecánicas de los materiales que 
componen el sistema socket – muñón, se asumieron 
modelos elásticos-lineales para el hueso y el socket como 
es sugerido por [12]–[14] (Ver Tabla 1). Los tejidos 
blandos (músculo, grasa y piel) se modelaron como 
materiales hiperelásticos de acuerdo con [15]–[29]. El 
comportamiento de los tejidos blandos fue definido 
mediante la función de energía de deformación de 
Mooney Rivlin [30] implementada en Ansys versión 14, 
donde los parámetros constitutivos C10, C01, D1 utilizados 
se muestran en la Tabla 1. Para todos estos se consideró 
un coeficiente de Poisson 𝜈 = 0.49 y se tomó la densidad 
de la piel como 1100 Kg/m3, la densidad del músculo 
1064 Kg/m3 y la densidad del tejido graso como 900 
Kg/m3 [31]. 
 






























C01 (kPa) D1 (MPa-1) 
Piel 9.4 82 0 
Grasa 0.143 0 70.2 
Músculo 8.075 0 1.243 
Fuente. Elaboración propia. 
 
2.5. Condiciones de borde 
 
Se debe definir las condiciones de borde adecuadas que 
garanticen el comportamiento real del sistema, para el 
caso de la fijación se utilizó una restricción de 
movimiento en la cabeza del fémur (ver Figura 3), debido 
a que en la fase de apoyo de la marcha la restricción de 
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desplazamiento se realiza sobre esta parte del hueso en la 
articulación de la cadera. 
 
 
Figura 3. Fijación del hueso. Fuente. Elaboración propia. 
 
En el modelo se consideraron los procesos reales que 
ocurren en el uso de la prótesis, los cuales incluyeron el 
calzado de la prótesis y la fase de apoyo de la marcha en 
su condición más crítica. A partir de esto, la simulación 
se dividió en tres etapas: la primera que corresponde al 
desplazamiento que simula la postura del socket; la 
segunda fue una fase de relajación para lograr disipar la 
energía cinética inducida en el sistema a raíz del 
movimiento del socket sobre el muñón y la tercera etapa 
consistió en la aplicación de la carga correspondiente a la 
fase de apoyo. 
 
Las interacciones entre los diferentes componentes se 
definieron como sigue: entre el hueso y el músculo se 
asignó una condición de bonded, para restringir el 
desplazamiento entre los dos tejidos, es decir, estas 
superficies permanecen unidas durante toda la 
simulación, el mismo tipo de consideración se hizo para 
las superficies del músculo y la grasa y entre la grasa y la 
piel, dichas consideraciones se hicieron con el fin de 
optimizar el tiempo computacional, aunque puede estar 
un poco alejado del comportamiento real, es utilizada 
comúnmente por otros investigadores [33]–[36] como 
una simplificación valida. El contacto entre el socket y el 
muñón se asumió de tipo frictional, con un coeficiente de 
fricción (CF) entre el polipropileno y la piel de 0.7, para 
la interacción entre el socket y la piel en el modelo y que 
estuviera presente en todas las fases de la simulación, este 
valor es utilizado en varias investigaciones [30], [37], 
[38], en las cuales midieron experimentalmente el valor 
de CF en pacientes amputados transtibiales y el valor del 
CF de la piel con diferentes materiales. 
 
2.5.1. Postura del socket. 
Esta etapa representa el movimiento vertical del socket 
desde una posición inmediatamente anterior a que 
empiece el contacto con el muñón hasta una posición 
final en la que contiene todo el tejido y el hueso en un 
intervalo de tiempo de diez segundos. Durante el 
desplazamiento del socket, el tejido blando debe 
deformarse considerablemente para ser contenido en el 




Figura 4. Postura del socket [39]. 
 
Una buena sujeción permite lograr el ajuste necesario 
entre el muñón y el socket en la interacción de la prótesis 
en la marcha humana, reduciendo el riesgo de sufrir 
laceraciones por el juego que puede quedar entre el 




La fase de relajación se considera como una fase de 
transición entre el proceso de postura del socket (fase de 
desplazamiento) y el momento de apoyo de la marcha 
(fase de aplicación de la carga). En este paso, se 
estableció un intervalo de tres segundos para permitir que 
el tejido blando se ajustara a la geometría del socket, para 
disipar los cambios que se producían como ondas o 
pliegues en la piel y para disipar la energía de los tejidos, 
producto de las grandes deformaciones que se produjeron 
durante la etapa de desplazamiento.  
 
2.5.3. Aplicación de carga. 
La carga aplicada al modelo fue la más crítica durante la 
marcha normal (fase de apoyo), esta carga se localiza en 
la parte rígida del socket, donde se une por medio de los 
adaptadores al tubo soporte del muslo de la prótesis. Para 
el cálculo de las fuerzas sobre el socket, se calcularon las 
reacciones sobre el talón del pie, empleando las fuerzas 
reactivas sobre el piso a través del talón del pie, los pesos 
de cada uno de los componentes de la prótesis y del 
muñón y las aceleraciones angulares (ver Figura 5). Se 
tomó como referencia el peso corporal de una persona de 
88 kg y una estatura de 1.7 m [7]. La carga fue aplicada 
después de la fase de relajación durante 0.1 segundos. 
Para observar la influencia de las condiciones de carga en 
la generación de UP, se emplearon los valores de carga 
en los cuales la persona se encontraba apoyada en los dos 
pies (bipedestación) y cuando realizaba la marcha 
subiendo o bajando escaleras y ascendiendo o 
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descendiendo por superficies inclinadas. En el caso de la 
bidipedestación las reacciones sobre la prótesis eran la 
mitad de las de la fase de apoyo de la marcha normal y 
en los demás casos, las reacciones aumentaron cinco 
veces. Para el análisis por elementos finitos se aplicaron 
las reacciones y momentos desarrollados por cada 
condición de carga como se muestra en la Tabla 2. 
 
 




Después de tener definida la geometría, las propiedades 
mecánicas y las condiciones de borde, se realizó el 
mallado del dominio del problema, en este caso, debido 
a la complejidad del fémur, se emplearon elementos 
tetraédricos, y para los demás elementos se utilizaron 
elementos hexaedrales. Los datos de número de nodos y 
el tamaño y número elementos empleados en los modelos 














Hueso 46532 10056 6 
Piel 14280 4851 7 
Sockect 14033 4753 8 
Grasa 116494 26515 4 
Músculo 90995 19899 4 




En este estudio se hizo la comparación de la distribución 
y concentración de deformaciones, esfuerzos a 
compresión, y esfuerzo de von Mises debido a las 
condiciones de carga. Se encontró que la mayor 
concentración de esfuerzos y deformaciones se presenta 
en el tejido muscular en la zona distal del hueso residual, 
como se muestra en la Figura 7. Los máximos esfuerzos 
y deformaciones ocurren durante la fase de calzado del 
socket, que corresponden a los primeros diez segundos 
del análisis según se muestra en la Figura 7. Cada uno de 
los esfuerzos se ven afectados en la fase de apoyo de la 
marcha sin superar el umbral de muerte celular (ver 
Figura 7 (a)). Las deformaciones presentan una reducción 
del 10 % en la fase de relajación en los tres segundos 
posteriores a la fase desplazamiento y un aumento del 2 
% asociado a la fase de apoyo de la marcha (ver . Figura 
7 (b)). Lo que indica que la mayor deformación y 
esfuerzo a compresión está asociada al momento en que 
la persona se calza la prótesis y se ven afectados por cada 







Tabla 2. Condiciones de carga en el modelo. 
Condición de Carga Rz [N] Ry [N] Rx [N] Mx [N.m] My [N.m] Mz [N.m] 
Monopedestación (marcha normal) 961 352 12.2 167 3.87 2.18 
Bipedestación 480.5 176 0 83.5 0 0 
Monopedastición por Escaleras 4805 1760 61 835 19.35 10.9 
Fuente. Elaboración propia. 
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En la Figura 8, Figura 9 y Figura 10, se hace la comparación 
de las deformaciones, esfuerzos a compresión y esfuerzos 
de von Mises respectivamente en diferentes condiciones 
de carga; bipedestación que corresponde al apoyo de una 
persona sobre la pierna sana y la prótesis; 
monopedestación condición donde la persona está en la 
fase de apoyo de la marcha con la prótesis y la fase de 
apoyo correspondiente al momento en que una persona 
está subiendo escaleras o una superficie inclinada.  
 
 
Figura 8. Deformaciones máximas, mínimas y promedio 






En la Figura 8 se muestran las deformaciones que se 
alcanzan en el instante en que la persona se encuentra en 
cada condición de carga (bipedestación, 
monopedestación y monopedestación en escaleras) 
donde se obtiene que las deformaciones desarrolladas en 
bipedestación y monopedestación, tienen una variación 
mínima de 0.1 %, y una máxima de 0.5 % para los valores 
mínimos y promedios respectivamente. En comparación 
con la fase de apoyo en pendientes o escaleras, se 
evidencia una variación del 9 % para las deformaciones 
mínimas, mientras que para los valores promedios de 
deformación hay un cambio del 5.6 %. Las 
deformaciones máximas se encuentran en el mismo 
margen con diferencias entre 0.3 % y 0.4 % sobrepasando 
los valores de umbral de muerte celular de 65 %, con 
valores cercanos al 88 % de deformación a compresión. 
A pesar que existe una variación en la magnitud de las 
deformaciones desarrolladas por las diferentes 
condiciones de carga, no hay un cambio significativo por 




Figura 6. Distribución de (a). Deformación (b). Esfuerzos a compresión (c). Esfuerzo Von Mises, en el tejido muscular. 
Fuente. Elaboración propia. 
 
 
Figura 7. (a). Esfuerzo a compresión máximo, mínimo y promedio, (b). Deformación máxima, mínima y promedio en el 
músculo en la zona distal del fémur. Fuente. Elaboración propia. 
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Figura 9. Esfuerzos a compresión máximos, mínimos y 
promedio debido a las condiciones de carga. Fuente. 
Elaboración propia. 
 
Los resultados de esfuerzos a compresión se muestran en 
la Figura 9, donde los valores máximos de esfuerzo están 
cerca de 34 kPa con una diferencia del 0.4 kPa estando 
sobre el umbral de muerte celular de 32 kPa, y donde se 
presenta la mayor variación de 2.3 kPa y 1.9 kPa en los 
esfuerzos a compresión mínimos y promedios 
respectivamente. Para los esfuerzos de von Mises, se 
encuentra una variación máxima de 5.2 kPa en los 
esfuerzos mínimos desarrollados. al igual que la 
tendencia de las deformaciones desarrolladas por el tipo 
de marcha, los esfuerzos a comprensión (ver Figura 9) y 
de von Mises (ver Figura 10), no presentan un cambio 
significativo, pero hay zonas donde se desarrollan 
esfuerzos y deformaciones que están por encima del 
umbral de muerte celular, como es el caso de los 
esfuerzos y deformaciones máximos, donde estos no 
presentan una variación dependiente del tipo de marcha 
o condición de carga. 
 
 
Figura 10. Esfuerzos von Mises máximos, mínimos y 





Las úlceras por presión son complicaciones que se 
desarrollan de forma diferente de una persona a otra, 
donde influyen principalmente las condiciones 
demográficas de las personas y las enfermedades que 
padezcan; siendo más propensas a sufrir una úlcera por 
presión personas que padecen diabetes o enfermedades 
cardiovasculares. Las úlceras por presión más críticas son 
las que se desarrollan en el tejido interno; principalmente 
el tejido muscular cuando se encuentran bajo la acción de 
presiones superiores a 32 kPa y deformaciones mayores 
al 65 %, que son los valores del umbral de muerte celular 
en tiempos de exposición menores a una hora [5], [6]. 
Estos umbrales son un punto de referencia, y pese a que 
no corresponden a mediciones en tejido humano, 
proporcionan una buena aproximación al 
comportamiento real de los tejidos. 
 
Las condiciones antropométricas utilizadas para 
desarrollar el modelo 3D del miembro residual, permiten 
tener una aproximación al comportamiento real de un 
amputado transfemoral. Se encontró que la distribución y 
concentración de los esfuerzos y deformaciones críticos 
para desarrollar una úlcera por presión interna o una 
herida en el tejido interno, se localizan en el tejido 
muscular cerca de la zona distal del fémur residual; 
donde se transmiten los esfuerzos y deformaciones por la 
acción de la prominencia ósea, estos resultados 
concuerdan con los reportados por Portnoy et al. [36] y 
Gefen et al. [11] en sus investigaciones, permitiendo 
validar los modelos desarrollados bajo las condiciones 
geométricas propuestas y el uso de un modelo multicapa 
compuesto de materiales hiperelásticos. 
 
Dado que el tiempo de aplicación de las condiciones de 
carga fue muy corto, se ve que no hay un valor 
representativo que permita establecer que solo por las 
reacciones desarrolladas en la posición de bipedestación, 
monopedestación en marcha normal o por superficies 
inclinadas o escaleras, se generen esfuerzos y 
deformaciones que puedan desarrollar heridas en el tejido 
interno, sin embargo, se determinó que los mayores 
esfuerzos y deformaciones en el tejido interno muscular 
se presentan durante la fase de calzado de la prótesis. No 
obstante, cabe anotar que cuando la persona se encuentra 
caminando por superficies inclinadas o escaleras, hay un 
aumento de los esfuerzos y deformaciones presentes en 
el tejido muscular, sin presentar una variación importante 
cuando se encuentra en la fase de apoyo de la marcha 
normal y en bipedestación. De los resultados obtenidos 
se tienen valores de deformación promedio cercanos a 
50%, (ver Figura 7 (b) y Figura 8), de acuerdo a los 
resultados obtenidos por Breuls et al. [40], cuando se 
tienen deformaciones de esta magnitud hay daño en el 
tejido que está cerca a una prominencia osea y este daño 
se evidencia alrededor de dos horas de mantener la 
deformación, si aumenta la magnitud de las 
deformaciones pesentes en los tejidos, el tiempo en el que 
se genera una ulcera por presión o una herida interna se 
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reduce. La magnitud de los esfuerzos a compresión que 
se tiene en el tejido interno son cercanos a 20 kPa y 
alcanzan valores maximos de 34 kPa, de acuerdo a los 
resultados obtenidos por linder et al. [41], cuando se 
tiene estos esfuerzos durante tiempos mayores a 90 
minutos, se puede desarrollar una herida en el tejidos 
internos. Siendo entonces el tiempo de generación de una 
herida interna, función de la magnitud de los esfuerzos y 
deformaciones que se desarrollan en el tejido interno.  
Para predecir el daño en los tejidos blandos y como se 
propagan las heridas en el tejido; no es suficiente con 
determinar umbrales de esfuerzo y deformación, es 
necesario tener en cuenta el tiempo de aplicación de las 
cargas ya que se evidenció en los resultados que, tiempos 
cortos no reflejan una influencia de las condiciones de 
carga, por lo que es necesario para futuras 
investigaciones emplear modelos viscoelásticos donde se 
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